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TOMOSENTEZ GORUNTULEMEDE SiDDON ALGO_Ri_TMASI
KULLANILARAK ART ve SART YONTEMLERININ
KARSILASTIRILMASI

OZET

Meme kanseri kadinlarda gorulen en yaygin kanser tlraddr. Arastirmalara gore
dinyadaki her 9 kadindan biri meme kanseri tehdidi altinda yasamakta ve kadinlarda
6lum sebepleri arasinda ilk siralarda yer almaktadir. Memedeki tumorin erken teshis
edilmesi, mortalite oranini azalttigr icin, meme gorintileme sistemlerinin
gelistirilmesi, etkili ve yaygin kullanilmasi 6nem tasimaktadir. Mamografi,
memedeki tumoru algilamada yaygin olarak kullanilan bir goruntileme teknigidir.
Fakat mamografi, geleneksel radyografide oldugu gibi, son gorintide
projeksiyonlarin Gst (ste binmesinden dolayr timorli  bolgeyi tam olarak
algilayamamaktadir. Dijital meme tomosentezi, lezyonlarin sinirini belirlemede ve
yogun meme dokusu olan kadinlarda gogus kanserininin teshis edilmesinde dijital
mamografiden daha iyi oldugunu ispatlamistir. Dijital meme tomosentezi, calisma
prensibi agisindan dijital mamografiye benzemektedir. 3 boyutlu meme gorintisu
mamografi cihazinda oldugu gibi x 1sini c-kollu tarama sistemi ile yapihir. Sinirli
acida, kisa sure icerisinde, kesitsel veri setleri olusturulur. Ayrica tomosentez
goruntilemede hastaya dusik dozlu bir tarama yapilmaktadir.

Tomosentez sisteminde, sinirli agi probleminden dolayr imgenin yeniden elde
edilmesi icin, Klasik filtrelenmis geri catim tekniklerinin yani sira yinelemeli geri
catim teknikleri de kullaniimaktadir. Bu ¢alismada Siddon’un isin izleme algoritmasi
kullanilarak, cebirsel geri catim ve es zamanh cebirsel geri catim teknikleri
uygulanmistir. Geri c¢atim sonuclari RMSE, CNR ve MSSIM parametreleri baz
alinarak, basarimlari acisindan kiyaslanmistir. Algoritmalar MATLAB ortaminda
yazilmistir.
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COMPARISON of ART and SART METHODS USING SIDDON
ALGORITHM in TOMOSYNTHESIS IMAGING

SUMMARY

Breast cancer is a type of tumor formation which occurs in mammary glands and
milk ducts caused by gene mutations and genetic predispositions. It is the most
encountered type of cancer among women in Turkey ranking the first place with the
highest mortality rate over age 45. The treatment success increases by early diagnosis
with mammaography screening.

The quality of detection is increased with hardware improvements in mammography
i.e. the transition from screen-film to digital form. However, the structure of the
breast tissue requires more technical enhancements to detect tumors smaller than
1cm avoiding detrimental effects of ionizing radiation. The acquisition of one slice at
one exposure results in excessive patient dose and long acquisition time. Therefore
the acquisition duration and radiation dose are the main constraints which should be
optimal minimum.

The developments of mammography reduced the mortality rate, so these lead to
research more advanced technology. Mammography is widely used method to detect
the tumors. However, as well as conventional mammography, the final image is not
fully detected tumor region due to overlap problems. In addition the developments of
new detector technologies, recent applications are ongoing such as tomosynthesis.

Limited number of methods, such as digital tomosynthesis are introduced by Grant
(1972) to overcome these limitations of 3D imaging of conventional tomography.
Tomosynthesis gives an arbitrary number of tomographic planes with limited angle
acqisition in a short exposure time. This method is particularly important as it
improves the detection and characterization of lesions in overlying dense tissue in
breasts.

Tomosynthesis has the depth localization ability, improved conspicuity and contrast.
Digital breast tomosynthesis, in terms of the principles of operation is similar to
digital mammaography. 3D breast imaging is done as digital mammography with C-
arm scanning system. The image from plane of interest is obtained by moving the x
ray tube above the object. Tomosynthesis overcomes the limited angle scanning
problems with running reconstruction algorithms in the background.

Several reconstruction algorithms are being used in tomosynthesis. The earliest
common reconstruction method is known as shift and add (SAA) method which is
based on the fact of summation of the projections acquired by different positions of
x-ray source and detector with predefined amount of shifting that brings sharp focus
in plane of interest. The main drawbacks are to obtain the precise shifting and the
motion artefacts disturbing the alignment.

XiX



The other methods are matrix inversion tomosynthesis (MITS), filtered
backprojection (FB) and algebraic methods which have particularly important role in
limited view of angle tomography.

In MITS, deblurring is done with solving matrix algebra by predefining a blurring
function for all planes except the tomosynthesized one. FB method requires
sufficient number of projection with low noise level to recover the 3D images. In this
manner, iterative algebraic reconstruction techniques are superior to FB with noise
removal and less data requirement.

Algebraic reconstruction techniques (ART) are based on an iterative distribution of
calculated intensities over the reconstruction space. Calculated densities are modified
after each iteration and every density is spread out reconstruction space. So algebraic
reconstruction technique changes the values of the pixels on the intersections with
rays in order to make the ray sum subtend to the measured projection.

The simultaneous reconstruction technique (SART) is a modified version of ART in
which the computation is done after all ray projections are finished for a definite
angle. In contrast to algebraic reconstruction technique, the grid correction is not
made ray by ray. The pixels are updated after the computation of the whole
projection image at a definite angle. This means error correction is made
simultaneously for all rays at a specific projection. For one iteration error acquired
for the first ray is calculated and saved in a correction array. And the second error is
calculated then saved the same correction array. These steps are done for all rays
then the correction array is added on the image array.

The main goal of this project is to analyse the quality of the images obtained utilizing
ART and SART after the application of ray tracing algorithm of Siddon (1984). The
ray tracing algorithm of Siddon is a fast calculation method of the voxel indices
which are intersected by a specific ray giving the weighting parameters for ART.
This approach provides to determine the exact radiological path fast and accurately.
So it is preferred in many studies of medical imaging area.

The project consists of three steps: First step is the calculation of radiological path
and weighting parameters are obtained by modification of Siddon algoritm from 3D
to 2D. In the second step, reconstruction techniques were applied with different angle
limitation and number of rays. RMSE (Root Mean Square Error), MSSIM (Mean
Structural Similarity Index) and CNR (Contrast to Noise Ratio) were the metrics
used to compare the reconstructed images from both reconstruction techniques.

RMSE (Root Mean Square Error) parameter is used for measuring of the difference
between original image and reconstructed image. Root of the square of this
difference is calculated by dividing total pixel numbers in the image.

Another metric is the MSSIM (Mean Structural Similarity Index) and it is used for
comparing the structural similarity between two images. The SSIM index can be seen
as a quality measurement for one of the images. Original and reconstructed images
are compared according to structural similarity parameter which is composed of
luminance, contrast and structure comparisons. Mean of this SSIM parameter gives
the MSSIM value so this means to us whether similarities of two images or not.
MSSIM parameter must be between zero and one. If the perfect similarity is
obtained, MSSIM value is equal to 1.
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As a last parameter, CNR (Contrast to Noise Ratio) which is used to evaluate the
value of the selected signal region of interest for measuring the contrast relative to
the background noise of the signal of interest. It is based on subtraction of
reconstructed image from mean of the background value for reconstructed image and
the ratio of the standard deviation of the difference between both of the background
value of reconstructed image and original image. If the CNR value is gradually
increasing, outcomes are acceptable for rising angle ranges and projections.

The number of iterations and reconstruction time were taken as essential criterias of
evaluating the performance. All the computations were performed in Matlab. Shepp
Logan phantom was used as a standard test image in reconstruction techniques.

According to the results, it is observed that RMSE value decreases as CNR increases.
Reconstructed images were acquired close to the originals. Calculation time is in
acceptable range. And also SART methods are faster than ART in terms of iteration
time.
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1. GIRIS

1.1 Meme Kanseri

Meme kanseri, sit bezlerinde veya sitli meme basina tasiyan kanallarda, bircok
etken sonucu gelisen timéral bir olusumdur. Meme kanserine etki eden bu faktorler
net olarak bilinmemekte fakat yiiksek olasilikla genetik yatkinlik olusturan gen

mutasyonlari oldugu disuntlmektedir.

Meme Kanseri, kadinlarda en sik gortlen kanser tipi olup, kadin kanserlerinin
%23’Unu teskil etmektedir. Dinya saglik 6rgutinin (WHQO) 1990 yilinda yaptig
calismada, 796.000 yeni meme kanserli olgu ve 314.000 meme kanserinden 6lim
saptanmistir. Dilnya saglik orgltiine bagli Uluslararasi kanser arastirma ajansi-
(International Agency on Cancer for Research-IARC) tarafindan 2002 yilinda
yapilan arastirmaya gore, 1.152.000 yeni meme kanserli olgu ve 411.000 meme
kanserinden 6ltim saptanmistir. Tahminlere gore, 2010 yilinda meme kanserli yeni
hasta sayisi 1.500, meme kanserinden kaybedilecek hasta sayisi 500.000 olacaktir.
ABD’de son 25 yil icinde meme kanserine yakalanmada gorulen siklik ve mortalite
orani % 50 civarinda azalmistir. Bu oranin azalmasi erken tani yapilmasina
baglanmaktadir. Meme kanserli hastalarda tim evrelere gore 5 yillik sag kalim
oranlari, gelismis Glkelerde %83 iken, gelismekte olan Ulkelerede bu oran % 53
olarak bildirilmektedir [1].

Turkiye’de de meme kanseri kadinlarda en sik rastlanan kanser turd olup, siralamada
yuzde 41,6 oranindadir. Bunu 15,3 tiroid, 13,5 kolorektal, 8 mide, 8,7 uterus
korpusu, 8,4 trakea, akciger ve brons, 6,5 over, 4,7 non-hodgking lenfoma, 4,4 uterus
serviksi, 4,2 beyin ve diger sinir sistemi kanseri takip etmektedir. Kadinlarda en sik
goralen 10 kanser tlrinln insidansi Sekil 1.4’de gorulmektedir. Saglik Bakanhgi
Kanser Kontrol Birimi’nden alinan verilere gore, erkeklerde en sik gorilen kanser
tarleri arasinda meme kanseri yer almamaktadir. Tirkiye’de her 100.000°de en sik
gorllen kanser tlrtndn insidansi icerisinde 69.8 orani ile trakea, akciger ve brons

kanserleri oldugu Sekil 1.5’te gérulmektedir.



Ulkemizde yapilan ‘Kanser Kayit ve insidans Projesi’ kapsaminda 2008 yilinda,
belirlenen 9 ilden (Ankara, Antalya, Bursa, Edirne, Erzurum, Eskisehir, izmir,
Samsun, Trabzon) alinan kayitlarla toplanan kanser kayit merkezinin verileri Sekil
1.1, 1.2 ve 1.3’te gorulmektedir [44].

2005 yilinda Turkiye’de meme kanseri, ¢cogunlukla 45 yas tzeri kadinlarda olmak
Uzere %22 oraninda oldugu ve 2030 yilinda bu oranin %32’ye cikacagdl tahmin
edilmektedir. Artan gen¢ nufusla beraber, su anda avantaj olarak gorulen durum,
gelecek yillarda Tirkiye’nin daha yash bir nifus yapisina sahip olmasiyla, ézellikle
45 yas Uzeri grupta bu oran artis gosterecektir. Bu, Turkiye’nin kanser insidansini
etkileyen diger 6nemli risk faktorlerine ek olarak, gelecek yillarda dikkate alinmasi
gereken, kanser kontrol programlari icine girmesi gerektigi durumunu 6n plana
cikarmaktadir [3].

Dinya saglik 6rgti, 2004 yilinda yas, cinsiyet ve dlumler icin yaptigi istatistiklerde,
dunyada 30 yas uzeri kadinlar i¢in, kanser tiplerinden dlimlerde meme kanserinin
birinci sirada geldigini gostermektedir. 2004 yili tahminlerine gore, yiksek gelirli
ulkelerde meme kanserinden 6lum orani % 31 iken, az gelismis Ulkelerde bu oran
%69 dur. Ote yandan, meme kanseri insidansi da ¢ok farkli degildir. Yiksek gelirli
ulkelerde % 44 iken, dusuk gelirli tlkelerde bu oran % 56°dir [4]. Bu nedenle, meme
kanserinde erken teshis saglayan mamografi gorintilemenin tedavi maliyetini ve
6lum oranini disiurmesinden dolayi devlet tarafindan desteklenmesi gerektigi aciktir.
Bati Avrupa, Amerika, Avusturalya’da yasayan kadinlar icin, 1970’lerde baslayan bu
konudaki saglik diizenlemeleri, meme kanserinden hayatta kalmalarinin nedenidir.
2005 yilinda Turkiye’de Ucretsiz meme kanseri goruntiilemede yapilan en son
duzenlemelerin olumlu etkileri ile, 2007-2009 yillari arasinda yapilan mamografi

inceleme sayisinin % 59’a ¢iktigi gézlemlenmistir [5].

Meme Kanserinden 6lum oranin disuriilmesi ve hastaligin erken teshis edilmesi igin
dikkat edilmesi gereken unsurlar vardir. Ornegin Kendi Kendine Meme Muayenesi
(KKMM) ve Klinik Meme Muayenesi (KMM) ile Mamografi, Ultrasonografi,
Manyetik Rezonans (MR), Tomosentez gibi tarama yontemlerinin kullaniimasi

onemlidir [6].
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Sekil 1.1 : Tlrkiye kanser insidanslari, YSH (Yasa Standardize Hiz), Turkiye, 2008.
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Sekil 1.2 : En sik gorulen kanserler, yasa standardize insidans hizlari, Turkiye, 2008.
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Sekil 1.3 : Kadinlarda en sik goriilen bes kanserin dagilimi, YOH (Yasa Ozel Hiz).
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Sekil 1.4 : Kadinlarda en sik gorilen 10 kanser tiirdndn insidansi.
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Sekil 1.5 : Erkeklerde en sik gortlen 10 kanser turunin insidansi.

1.2 Literatir Arastirmasi

Meme Kanserinde mamografi goriintiileme, en bilinen ve guvenilir yontemdir.
Ancak meme, vicudun radyo isinlara en duyarh pargasidir. Bu yilzden teshis
sirasinda en uygun gorintt kalitesini elde etmek icin en dislk radyasyon duzeyi
uygulanmahdir. Mamogramda goruntu kalitesini etkileyen bir cok fiziksel faktor
vardir. Ornegin, sacilmali radyasyon, memenin hareketinden kaynaklanan islem
hatasi ve sikistirma gibi faktoérler gorinti kalitesini etkilemektedir. Bunun yani sira
geng yaslarda olusan meme tumorleri, aktif sit bezlerinin yogun yapisindan dolayi
ayirt edilemeyebilir. Goruntu isleme algoritmalari ve dedektor elektronikleri bu
faktorlerin Ustesinden gelmek ve daha kaliteli gorunttler elde etmek icin énemli bir

arastirma alanidir [7].

Mamografinin tarihi 1913 yilina kadar uzanmaktadir. Albert Salomon, yardimci lenf
dugimlerinde tlmor yayilmasini gostermek Uzere mastektomi ornekleri zerinde
radyografi calismalari yapmistir. Bu calismayla yiksek infiltratif kanser hicrelerini
cevre kanser hicrelerinden radyografik olarak ayirabilecegini gdstermistir. 1930’lu
yillarda, gorunttleme ve iyi huylu meme hicrelerini kanserli hucreden ayirmayla
ilgili bircok calisma yapilmistir. Bu calismalarda, rontgen metodunun gelismesinin

meme patolojisinin erken evrelerde teshisinde 6nemli oldugunu énermektedir.



1940’1 yillara kadar cerrahlar, mamografinin ilk fikrini baslatan x 1sini ile meme
gorinttleme denemeleri yapmistir ve bu stireg mamografinin gelisim strecinin ilk

evresi olarak kabul edilmektedir.

1950’lere gelindiginde goruntl kontrastini etkileyen fiziksel faktorler ortaya cikti ve
1953’de Paul Leborgne memeyi sikistirmanin goruntt kalitesi Uzerindeki etkisini
farketti.

Rontgenin 1895’ten beri bilinmesine ragmen, 1960’lara kadar memenin yumusak
doku rontgenografisinde ¢ekilen mamografi teknigi hakkinda spesifik bir bilgi yoktu.
1960 yilinda Robert L. Egan, endustriyel filmde kullanilan, kolaylikla yeniden
uretilebilen, ylksek mili-amper ve dusuk kilo-voltaj mamografi teknikleri anlatti.

Mayis 1963’te, Amerika Birlesik Devletleri Halk Sagligi Servisinin kanser kontrol
programi tarafindan desteklenen bir konferansta, Egan tarafindan gelistirilen
mamografi iyi ve kotu huylu lezyonlar birbirinden ayirabilen ve asemptomatik
kadinlarda kanser goruntiileme icin kullanilabilecek yararli ve kullanish bir teknik
olarak kabul edildi.

1940-1970 yillari arasi cerrahlardan sonra radyologlarin da mamografinin gelisim

slirecine katilmasi, mamografide ikinci evrenin baslamasini saglamistir [7].

20.yuzyihn son ceyreginde, ozellikle dedektér ve film teknolojilerindeki hizli
gelismeler mamografinin gunci evresinin baslamasini saglamistir. Radyologlarin
yani sira, 0zel sirketler de bu gelismeye katilmistir. DuPont firmasi, kendi ekran-film
mamografi sistemini ve ekran ile filmi bir arada tutmak igin vakum olusturmada
kullanilan cihazi pazarlayan ilk firmadir. Eastman Kodak firmasi, kendi ekran-film
mamografi birimini ve vakum kaset mamografisini 1970’lerde pazarlayarak bunu
takip eden bir diger firmadir. isvec ve Amerika’da mamografi cihazlarinin halk
saghigi icin kullanilmaya baslanmasiyla erken teshisin mortalite oranlarini azalttig

goralmastar [8-9].

Ekran-film mamografisi X 1sinlarini absorbe eden ve onlari 1s1§a ceviren floresan
ekrani kullanarak bunu fotografik film olarak kaydeder. Bu glinimiizde meme
goruntt kalitesine referans olmaktadir. Dijital X 1sin1 konusunda artan gelismeler,
ekran-film mamografisinin yerini meme kanseri tespitinde sinirli hassasiyeti dnleyen
digital mamografinin almasini saglamistir. Aslinda, memenin x-ray muayenesi,

rontgenolojinin analogdan dijitale gecisinde son alani olmustur [10].



Dijital mamografide goruntu elde etmenin bilgisayarlastiriimasi, izlenmesi ve verinin
depolanmasi bu alanda bir avantaj olusturmustur. Son 10 yilin calismalarina
bakildiginda dijital mamografinin en az ekran film mamografisi kadar hatta daha da
fazla oranla bu alanda artisi olmustur [11-14]. Standart ekran film mamografisine
kiyasla daha yiiksek kanser teshis orani, dnemli 6lglide hasta geri ¢agirim oraninin
dustikluga, yiksek tahmin degeri ve distk doz gibi avantajlari da vardir.

Ekran-film mamografisinde dinamik araligi, dusik kontrast ¢ozundrlugi, film
guraltisu, doz-yetersizlik saciimasinin azalmasi, film isleme artefaktlari gibi
acilardan sinirlamalari vardir. Dijital mamografi gorinti elde etme, isleme ve
gostermede ayrim saglar ve bu yéntemin en avantajli yont her adimi ayri optimize
etmeye olanak saglamasidir. Buna ek olarak, bilgisayar destekli teshis/tani gibi ileri

uygulamalar dijital mamografiye kolay uygulanabilir.

Patras Universitesi, Yunanistan, Medikal Fizik departmani, Biyomedikal Teknoloji
Biriminin dijital tomosentezdeki ©6ncl gelismeler oldugunu ortaya koymaktadir.
Ozellikle, dijital tomosentezde coklu projeksiyon algoritmasi temeline dayanan
goruntileme prototiplerinin tamamlanmasi ve gecerliligi ile ayni zamanda yeniden
elde edilen dilimlerin gorintu kalitesi igin gelistirilen teknikler ¢cok énemli katkilar
olarak sayilimaktadir. Yapilan bu calismadaki amag, tomografik bulanikhigin
giderilmesi icin iki farkli yaklasimin kiyaslanmasidir. Genellestirilmis bir son isleme
ve yeniden elde edilen gorintinin alaninin giriltd maskesinin ¢ikartiimasi temeline
dayanan, daha sonra odaklanan alandan cikartilmasi ve filtrelenmis c¢oklu
projeksiyonunun alinmasi ile yapilmistir. Gurltd giderme ve filtrelenmis ¢oklu
projeksiyon alma yontemlerinin kiyaslanmasinda, 6zellikle ilk metodun heterojen
zeminde goémilme olan durumlarda, yeniden elde edilen géruntulerinin kaliteli ve

yuksek kontrasth sonuglari elde edilmistir [47].

Gunimiz uygulamalarinda tomosentez gorlntilemede 3 boyutlu gorintileme
yapiimaktadir. Bu islem 3-4 sn. surmektedir ve yaklasik 60-80 gorunti elde
edilmektedir. 2 boyutlu film icin hastanin aldigi doz ile 3 boyutlu tomosentez
goruntilemede alinan doz yaklasik aynidir. Ayrica 2 boyutlu meme goérintilemede
yapilan kompresyon ihtiyaci da 3 boyutlu tomosentez ¢ekiminde daha azalmaktadir.
Buna ek olarak 3 boyutlu goéruntiileme de odak disi dilim bulanikli§i problemi vardir.
Bu problem icin ‘Kaydir-Ekle’ yodntemi, cebirsel geri c¢atim teknikleri

kullaniimaktadir.



Ornek bir calismada, cebirsel geri catim teknigi ve toplam varyasyonun
minimizasyonun uygulanmasi ile sonuclarin basarimlari kiyaslanmistir. Kiyaslama
parametresi olarak kontrast-giralti orani secilmistir. Sonuclar degerlendirildiginde,
odak disi dilim bulanikhigina biyuk oranda ¢6zum getirmis oldugu, tek basina
cebirsel geri catim tekniginden ziyade arti uygulanan TV (Toplam Varyasyon)
yontemi ile daha etkili oldugu gozlemlenmistir [48].

1.3 Hipotez

Meme tomografisinde asil kisitlama hastaya verilen yiksek radyasyon dozudur.
Tomografik gorintilemede iyi bir sonug elde etmek igin dairesel hareket ile tarama
yapmak gerekir. Bu dairesel hareket sirasinda da mimkin olan en yiiksek sayida 1sin
yolu elde etmek gerekir. Fakat hastaya verilecek ylksek doz sinirlidir. Meme
dokusunun yapisi nedeniyle ve sinirli agi ile tarama yapmak gerektigi icin yeterli 1sin
yolu elde edilememektedir dolayisiyla toplanacak veri miktari kisitlanmaktadir. Bu
yuzden tomosentezde goruntunun yeniden elde edilmesi islemlemlerinin
iyilestirilmesi gerekir. Bu iyilestirme islemleri geri catim algoritmalari ile
yapiimaktadir. Tezimde Siddon’nun bilinen 1sin izleme algoritmasini kullanarak, geri
catim tekniklerinin uygulanmasi ve bu tekniklerle elde edilen sonuglarin kiyaslama
parametreleri baz alinarak niteliksel karsilastirilmasi hedeflenmektedir.



2. GORUNTULEME SISTEMLERI

2.1 Amag

Gunumuzde teknolojinin gelismesi, tip alanina da yansimaktadir. Tip alanindaki
gelismelere paralel olarak biyomedikal cihaz gelisimi de yayginlasmaktadir.
Goruntuleme sistemleri medikal alanda referans olarak kullanilmaktadir. Meme
gorunttileme alaninda kullanilan yontemler hakkinda genel bilgi verilmesi,
tomosentez uygulamasinin hedef konu olarak secilmesini anlamaya yardimci

olacaktir.

2.2 Mamografi Gorunttleme

Dijital mamografi erken tani oranini arttirmak ve bunu mimkun olan en disik X
Isinl dozu ile gerceklestirmek amaci ile gelistirilmistir. Meme kanserini tespiti ve
meme lezyonunu karakterizasyonu konusunda gelistirilmek icin potansiyele sahiptir
[15]. Digital mamografi ile ekran film mamografisini kiyaslamak igin yapilan blyik
caph calismalar sonucunda, Ozellikle heterojen olan veya oldukca yogun meme
dokusu olan kadinlarda, meme kanserinin teshisinde dijital mamografinin daha iyi
oldugu tahmin edilmektedir [14]. Bu veriler kadin sagligi ve radyoloji toplulugu
arasinda dijital mamografi teknolojisinin tartisiimasini canlandirmistir ve meme

merkezlerini dijital mamografi almasi konusunda tesvik etmistir.

Duistk radyasyon orani doku hasari icin oldukca onemlidir. Hizla kuvventlenen
ekran/film kombinasyonlari, fotoelektrik etkilesimlerin katkisinin maksimize ederek
kontrasti optimize etmek ic¢in disik kV’un (genellikle 25-30 kV) kullanimina izin
verdigi igin gereklidir.



Mamografi cihazlari yapisal bozukluk gdésteren memenin, kiglk lezyonlarinin
gorinttlenmesi igin  kullanilmaktadir. Mamografi de yumusak dokularin
incelenmesine olanak sa@layacak sekilde bir yapi bulunmaktadir. Konvansiyonel
radyografide kemik, kas ve akciger, yag yogunluklari ile atom agirliklari farkli

anatomik yapilar olusturdugu icin belirgin bir kontrast olusturmaktadir.

Yumusak doku radyografisinde, kas ve yag gibi yogunluklari birbirine yakin yapilar
goruntilenmektedir [16]. Cok yuksek uzaysal ¢ozlndrlik ve kontrast guralti orani

1mm capindan oldukca kugtik mikrokalsifikasyonlari tespit etmek icin gereklidir.

Birbirinden uzaklasan X 1sini fotonlari hastanin gégsunin Gzerine yerlestirilen ve
noktasal fokali (odaklanmasi) ve anotu olan bir kaynak tarafindan dretilir. Kiglk
odak nokta ve X isini kaynagindan memeye buyuk bir mesafe, 6lciilemeyecek kadar
kicik bir nokta olarak kaynak modeli igin uygun oldugu anlamina gelmektedir ve
1sin sikistirlimis memeye yonlendirilir. Bu 1sin aliminyum veya ona esit bir filtre ile
dustik enerji fotonlarini kaldirmak igin filtrelenir. Boylelikle hastanin gereksiz
Isinlara maruz kalmasi azaltilir. Isin, kollimator yardimiyla ilgili alana odaklanir.
Meme sikistirma hastayi rahatsiz eden 6nemli bir sorundur ama bu yontem, gorintu
Uzerinde daha dizgiin meme kalinhg, film kalinligi veya dinamik arahigi elde etme,
hareket artifaktini Onleme, sacilma radyasyonunu azaltma gibi avantajlar
saglamaktadir. Bu, kontrast duyarlihgini gelistirir, gégis duvarinin kenarindaki
dokularin daha iyi gorintilenmesini saglar ve radyasyon dozunu azaltir. Izgaralama
islemi genellikle, fotonlarin sagiimasini elimine etmek igin, dijital dedektore
ulasmadan 6nce memeden ayrilirken X 1sinlarina uygulanir [17-19].

Gunumuzde djital mamografide 5 farkh ¢esit dedektor mekanizmasi
kullaniimaktadir: Dz panel fosfor sistemi, fosfor taramali sarja bagh cihaz sistemi,
bilgisayarli radyografi sistemi, diiz panel selenyum sistemi ve yeni gelistirilmis foton

hesaplayan dedektorler.
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Sekil 2.1 : Dijital mamografi sisteminin basit bilesenleri.

Dz panel fosfor dedektori sisteminde, X i1sinlari Csl (T1) fosfor katmani tarafindan
absorbe edilir. Amorf silikon plaka (zerinde olusan fotodiyotlar dizisi, fosfor
tarafindan yayilan isinlari kaydetmek icin kullanilir. Her fotodiyot bir kontrol hatti
dizinine bagh olan ince film transistore baglanir. Senographe 2000D (GE Medikal
Sistemleri) bu sinifa bir 6rnektir. Bu tip dedektorlerin hizli sirali gériintiileme gibi
avantajl vardir ama dedektor elemanlarini azaltma zorlugu ve maliyeti gibi de

dezavantaji vardir.

CCD (SenoScan sistem — Fisher Medikal Goruntuleme) fosfor tarama sistemlerinde,
X 1sint Csl (T1) fosfor kullanan bir delik seklinde dedektér tarafindan algilanir.
Isigin elektrik sinyaline cevirildigi yerde, fosfor fiberoptik plaka ile CCD’ye
birlestirilir. Fiberoptikler CCD’yi radyasyonun zararindan korur.
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Doz aliminin azaltilmasi ve daha az elemanlarinin olmasi ile daha ucuz olmasi gibi

ek avantajlari da vardir.

Fuji tarafindan dretilen bilgisayarli radyografi sistemi, islemde bilgisayarli radyografi
icin kullanilmis olan dedektorlere cok benzer bir foto stimulable fosfor plaka
saglamaktadir. X 1sinin absorbe edilmesiyle, elektronik sarj fosforun kristal
maddesinde depolanir. Pozdan sonra, fosfor tabaka kaldirilir ve ince bir helyum neon

lazer 1sin1 tarama ile okunur.

Lazerden gelen kirmizi 1sitk mavi 1stk emisyonuna neden olur ve foto ¢oklayici bir
tip ile toplanir. Daha sonra dijitalize edilir. Sistemin en 6nemli avantaji, kicuk
dedektor boyutu ve birden fazla kicik plakaya sahip olma kolayhgidir. Okuma
esnasinda lazer 1siginin sacilmasi, uzaysal ¢ozunurligin kaybina neden olur ve

yayilan 1sik icin dusuk toplama verimliligi sirasinda guriltt ek dezavantajidir.

Hologic tarafindan uretilen Selenyum diiz panel sistemi, x 1sinini amorf selenyum ile
absorbe etmede fosfordan farklidir. X i1sini fotonlari absorbe edilince, elektron-delik
ciftleri olusturulur ve elektrik yikid bu maddeden salinir. Sistemin yiksek
modulasyon transfer fonksiyonu avantaji vardir. Yiksek on voltaj ve yiksek

dedektor maliyeti esas problemlerdir.

Rontgendeki tuplerde X 1sini elde etmek igin flamanin akkor haline getirilmesi ve
elektron yaymasi saglanir. Bu elektronlarin anottaki tungstene hizla ¢carpmasi gerekir.
X isinlarini elde etmek icin gerekli elektronlar, flaman transférmatoriinden gelen
akimla katottaki tungsten flamanin 1sitilip akkor haline gelmesiyle olusturulur.
Yayilan elektron, transformatérden gelen akimla dogru orantilidir. Bu isitilan flaman

Isitilmasi serbest elektronun enerjisini arttirir.

Flamanin etrafinda olusturulan elektronlar, flamanin cevresinde bulunan
Molibdenden yapilmis negatif yukli levha ile bir araya toplanir ve anota dogru itilir.
Bu itme kuvvetinin yetersiz kalmasi sonucu anota yiksek kV uygulanarak katodla
anot arasinda bir potansiyel fark olusturulur. Olusturulan bu potansiyel fark,

elektronlarin katottan anota dogru hizla elektronlarin yayilmasini saglar.
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Foton hesaplama teknolojisi 2003 yilinda Sectra Mamea tarafindan MicroDose
Mamografi sistemleri ile baslatildi. Bu sistemde, X 1sini radyasyon saciimasini etkili
bir sekilde azaltmak icin esit uzaklikla parallel hale getirilerek sacilmasi saglanir.
Foton hesaplayan Si-Strip dedektorleri bu diz 1sinlari birlestirecek sekilde dizayn

edilmistir.

2.3 Ultrason Goruntuleme

Tanisal olarak ultrason yani ses 6tesi gorintilemenin tip alaninda kullaniimasi
1950°li yillardan itibaren ilk olarak Avusturyali arastirmaci Dr. Karl Dussik
tarafindan yapilmistir. Birgok klinik uygulamasi mevcuttur. Tanisal olarak obstetri,

jinekoloji alaninda kullantlir.

Tedavi olarak ultrason kullanimi ise 1929 yilindan itibaren tip alaninda kullaniimaya
baslanmistir. Gunimizde cerrahi uygulamalarda ve onkoloji alaninda kanserli
hicrelere karsi tedavi amaciyla kullanilmaktadir. Bunun yani sira, disgilikte, safra
kesesi ve tasl, karaciger hastaliklari, bobrek tasi kirilmasi ve bazi deri hastaliklarinin

tedavisinde de kullaniimaktadir.

Yumusak dokulari goruntuleyebilir olmasi ve rontgen 1sini ile yapilan gorinttleme
yontemlerine gore c¢ok daha zararsiz olmasi ile tani teknigi acgisindan
degerlendirildiginde daha avantajlidir. Bunun yani sira iyonize etkisi olmamasi

ultrasonun son 20 yilda bilgisayarla donatilarak ¢ok gelistirilmesini saglamistir [20].

Ultrason goriintiileme non invaziv, kolay tasinabilir, nispeten pahali olmayan tanisal

bir yontemdir ve klinik uygulamalarda sik¢a kullantlir.
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Uygulama frekans araligi 1 ile 10 MHz arasindadir. Dokular arasinda ve dokularin
icindeki kicuk yapilarin sinirlarindan mekanik enerjinin geri sagilmasiyla gorintiy
uretir. 1-3 MHz gibi dlstk frekanslar, karaciger gibi derinde bulunan yapilarda, 5-10
MHz araligi ise vicuda daha yakin bolgeleri gorintiileme igin kullanthir. Ultrason,
gorunttlerden anatomik bilgiler elde etmenin yani sira, Doppler cihazi ile kandan
geri sacilma frekansi vasitasiyla, damarlardaki kan akisini 6lgmek igin de kullantlir.
Bu teknik 6rnegin, stenotik arteslerde kan akisi tehlikeli bir duruma ulastiginda tespit

etmek icin kullanihr.

Ultrason teknolojisi saniyede 30 gergeve hizi orani ile oldukca hizli bir teknolojidir.
Ozellikle yiiksek frekanslarda yiiksek i¢ uzaysal ¢ozunurligii vardir. Ultrasonun
meme goriintiilemede bazi avantajalari vardir. Ornedin gereksiz radyasyon alimi ve
goruntt cekimi sirasinda herhangi bir agri yoktur. Ultrasonografide, mamografik
gorunttlemeden farkli olarak kesitsel bir goriintileme yontemi vardir. Boylelikle
dokular inceleme esnasinda Ust Uste binmemektedir ve tani hatasi buna bagli olarak
azalmaktadir. Ultrason ile memede saptanan Kitlenin sivi mi yoksa kati mi oldugu
belirlenmektedir. icerisinde sivi var ise buna kist denilmektedir. Meme de kati bir
Kitle var ise biyopsi yapilmasi dnerilmektedir. Radyasyon icermedigi i¢in hamile
kadinlara, 35 yasin altindaki kadinlara ve yogun meme dokusu olan kadinlara sikca
onerilmektedir. Fakat ultrason ile gorintileme yontemi, meme kanserinin ilk
evrelerinde goérulen mikrokalsifikasyonlari gostermedigi ve bazi kanser turlerini

saptayamadigi igin de tek basina kullanilamamaktadir [45].

-1

Sekil 2.3 : Ultrason ile meme gorintileme.
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2.4 Tomosentez Goruntileme

Mamografi goruntileme meme kanserinden 6limleri 6nemli 6lctide azaltmaktadir.
Fakat mamografi butin kanserleri saptayamamaktadir. Mamografik duyarlihgin
azalmasinin en 6nemli nedeni, glanduler yapi, mikrokalsifikasyon olusumu ve meme
icinde normal yapilarin 6rtismesinden kaynaklanan yapisal gurdltilerdir. Bu tip
yapilari tespit etmek mamografi icin zordur. Ortiisen yapilar anormallige
benzetilebilir veya yanlis mamografik tespitlere yol acabilir. Tomosentez ise 3
boyutlu mamografik bir gorintileme yoéntemidir ve yapisal guriltileri minimize
edebilir. Mamografik platformda bir ¢ok dusuk dozlu projeksiyon gorintileri alinir.
Daha sonra kesitsel bir veri seti icin birlestirilir. Klinik arastirmalara gore
tomosentezin tmor gorandrldlGgund arttiran, timor sinirlarini daha  dogru
belirleyen, toplam artifakt sonucundan yola cikarak yanlis mamografik geri cagirma

oranini azaltan bir yéntem oldugu séylenmektedir [21].

1970’li yillarda 2 boyutlu bilgisayarli tomografi sisteminin bazi kisitlamalarinin
ustesinden gelinmistir. Daha derine lokalizasyon yapma kabiliyeti ile ilgili yapilarin
kontrastinda daha belirgin saptama yapabilmektedir. Tomografi goéruntilemenin
uygulanmasi, Sekil 2.4’ de goraldigu gibi ilgili gdruntd dizlemini elde etmek igin, X
Isin1 tibdndn hastanin Gzerinde hareket ettirilmesi ve hastanin altina dedektor
konulmasi ile yapilmaktadir. Gorlintl dizlemi, bu hareketin destek noktasina
yerlestirilerek odaklanmaktadir. Diger yerler yani ilgili alan disinda kalan bdlgeler
bulanik elde edilir. Bulanik bolgeler ilgili alani engeller ve kontrast iyilestirilmesini
sinirlar. Ancak, bir doz siresinde sadece bir kesitin elde edilmesi, asiri hasta dozu ve
bitiin verilerin gorintilenmesi icin zaman gereksinimi problemi olusturur. Buna ek
olarak, bulaniklik sorunu dogrusal, dairesel ve hatta hiposikloit hareket gibi destek
noktasi ayari icin karmasik hareketler gerektirir. Bir diger sinirlama, 360 derece
gorinti elde etme C kollu sistemden dolayl her zaman mumkun degildir. Bu dénme
hareketi 205 derece ile sinirhdir. Dijital tomosentezin kullaniimasiyla geleneksel
tomografinin 3 boyutlu gorintilemedeki sinirli agi problemlerinin Ustesinden
gelinmektedir [22-24].

Tomosentez goruntileme x 1sin kaynaginin birden fazla agidan 2 boyutlu veri
almasiyla elde edilen bir gortntuleme yontemidir. Elde edilen verilerin matematiksel

yontemler uygulanarak birlestirilmesiyle 3 boyutlu gorinti elde edilmektedir.
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Tomosentezde iki plaka arasina sikistiritlmis memenin etrafinda x 1sini belirli bir
acida ve bir yay boyunca hareket ederek, meme dokusunun farkl acilardan elde
edilmis izdistmleri kullaniimaktadir. Bu izdlstimlerden tomosentez dilimleri elde
edilmektedir. Tomosentezde elde edilen gorintideki uzaysal ¢cézundrlik bilgisayarli
tomografide elde edilene gére 3 kat daha fazladir. Tomosentez gorintileme,
cogunlukla meme olmak (zere toraks, dis ve cerrahi gorintileme alanlarinda
kullaniimaktadir [25-27].

Tomosentez goruntiilemede en az seviyede gorinti bozuklugu icin tam bir dairesel
hareket boyunca mumkin olan en fazla 1sin yolu elde edilmelidir. Fakat bunun icin
bazi kisitlamalar da vardir. Ornegin, verilen radyasyonun dozu sinirli olmalidir ve
nesnenin geometrisinden kaynaklanan kisitlamalar toplanacak veriyi ve tomografik
hareketi engellemektedir. Bu ylzden tarama yapilirken sinirli agida kalinmaktadir.
Kisitlamalar sonucu elde edilen eksik veri Nyquist kistasini karsilayamadigi igin
gelismis geri catim yontemlerine ihtiya¢ duyulmaktadir [28].

Tomosentez goriintilemede verileri 3 boyutlu hale getirmek icin parallel imgelerin
kaydirilip yeniden eklenmesi yani kaydir ve ekle (shift and add-SAA) yontemi sikca
kullaniimaktadir. Bu yontem bulaniklik sorununa tam olarak ¢6zim bulamamistir.
Klasik geri gatim yontemleri de sinirh agilarda elde edilen verilerde gorintu

bozukluguna neden olmaktadir [29].

llgili her alanin icerdigi bilginin iyilestirilmesi, kaydirma miktarini degistirerek
saglanir. Tomosentezin yeniden olusturma algoritmasi ile eklenebilir gorinti

bilgilerini birlestirmesi, dustk dozlu bir gorlntuleme teknigi olmasini saglar [30-31].

Tomosentez ilk olarak 1972 yilinda Grant tarafindan tanitilmistir [32]. Bilinen
avantajlarina ragmen, pratikte genis alan, yuksek cerceve hizi ve yiksek algilama
kuantum verimliligine sahip diiz panel dedektdrlerin gelisiyle sisteme kolayca adapte
olabilmesi ve dustk elektronik gurultisu, hizli ¢ikti okuma suresi, bir dizi dusik
dozlu projeksiyon imgelerinin hizli elde edilmesi gibi son on yilda tomosentezde

onemli gelismeler olmustur.
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Sekil 2.5 : Tomosentez cihazi.
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3. GERIi CATMA YONTEMLERI

Tomosentezde kullanilan tomografik goriintii geri catim algoritmalari 3 gruba ayrihr. ilki ve
en eski bilinen yontem Kaydir ve Ekle (Shift and Add-SAA) yontemi, ikincisi X isinli
bilgisayarli tomografide kullanilan Stizgeclenmis Geri izdiisim (Filtered Back Projection-
FBP) yontemi ve Ucuncisu Cebirsel Geri Catim Teknigi (Algebraic Reconstruction-ART)
yontemidir. ‘Kaydir ve Ekle’ ve ‘Siizgeclenmis Geri izdiisim’ yontemleri giinimiizde
ortopedik arastirmalarda agirlikli olmak tzere, Cebirsel Geri Catim Teknigi ise dijital meme

tomosentezinin klinik arastirmalarinda kullanilir [33].

3.1 Kaydir ve Ekle Yontemi

Tomosentez goruntilemede Ortlisen dokulardan dolayr olusan bulaniklik ve sinirli ag
problemlerinin Gstesinden gelmek icin bir cok geri ¢atim teknigi uygulanmistir. En eski
bilinen yontem ‘Kaydir ve Ekle (Shift and Add-SAA)’ yontemidir. Kaydir ve ekle yontemi,
Sekil 3.1’de goruldigu gibi, kaydirma miktari énceden belirlenerek x 1sini ve dedektoriin
farkli pozisyonlarinda elde edilen projeksiyonlarin toplanip bir kesit dizisi Gretmesiyle
ilgilenilen bdlgeye keskin bir odaklama saglamak amaciyla kullanilir. Kaydirma islemi dogru
uygulanmali ve hatali hizalamadan kac¢inilmalidir. Mekanik sistemlerin dogru kaydirmaya
olanak vermesine ragmen, hasta hareketinden kaynaklanan artifektler hizalamayi
etkilemektedir. Meme tomosentezinde bu sorun memeyi sikistirmayi saglayan destekler ile

onlenir.

Tomosentezde gorintiiniin geri catiminda bu konuda iki temel problem vardir. Ust iiste gelme
probleminden kaynaklanan bulanik goruntiler ve sinirli agi probleminden kaynaklanan 6rnek
yetersizligidir. Kaydir ve ekle yontemi basit bir algoritma oldugu icin tam gorinti kontrast
yakalamada yetersiz kalmaktadir [33].
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Sekil 3.1 : Kaydir ve ekle yontemi.
3.2 Siizgeglenmis Geri izdiisiim

Stizgeclenmis Geri izdusiim yontemi Fourier dilim teoremi ve Radon doniisimiinden
yararlanan direk metottur (bknz. Sekil 3.2). Radon doénlsumi 2 boyutlu bir fonksiyonun

U(X,y) cizgisel bir integralidir.
p, (1) = ” m(X, y)d (xcosq + ysing —t)dxdy (3.1)

Bu deger, 2 boyutlu objenin bir ¢izgide yonlendirilmesi ve t tarafindan belirlenen bir dedektor
elemani ile kesisimiyle elde edilir. Fourier dilim teoremi, q acisi i¢in hesaplanan izdusimin

p, (t) Fourier dénisimd, dontstim uzayinda sogurma fonksiyonuna p(x,y) ait Fourier

doéntsuminin 6 dogrultusundaki Pq degerine esittir.
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Sekil 3.3 : 0 acil izdusimun p, (t) Fourier dontistim.

0

mx, y) =2J'3dq'[Pq (r,q)exp[i2pr (xcosq + ysing)]r dr
¢ 0 (3.2)

00

2
:J'dq J'Pq (r,q)exp[i2pr (xcosq + ysing)]r dr
0 —00

Son integral, |p| tarafindan projeksiyon donusimin olceklenmesiyle elde edilen zayiflama
katsayisini gostermektedir. Bunlara q sabiti ile Pq’ye 1 boyutlu Fourier dontsumu uygulanir,

En son integralde ise geri izdlisumiyle sogurma fonksiyonu olan imge p(x,y) elde edilir [34].
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4. METOT

4.1 Siddon Algoritmasi

Isin izleme algoritmasi goruntu dizisi boyunca, 1sin yolu tarafindan kesisen voksel
indislerini belirler. Bu bilgi yeniden elde edilen gorintinin agirhk parametresini
tanimlamak icin gereklidir. Ozellikle ¢ok biyiik miktarlardaki vokseller icin agirhk
parametresini belirlemede bir ¢cok zorluk bulunmaktir. Bu yaklasim geometrik bazda
basit gorliinse de voksellerin toplam sayisi ile énemli bir bilgi islem o6lgekleri

gerektirir.

Siddon bu konuda 1985 yilinda 1sin yolunu belirlemek igin hizli ve dogru bir
algoritma onermistir. Bu yaklasima gore hesaplama zamani voksel sayisina bagli
degil ama 3 boyutlu gorintl dizilerinin duzlem sayisina baghidir. Bu ylzden
algoritma verimlidir ve 0Ozellikle bilgisayar kodunda uygulamak kolaydir. Bu da
Siddon algoritmasinin medikal alanda cok tercih edilen bir yontem olmasini
saglamistir [2].

Siddon algoritmasinda esitlik 4.14’de tanimlanan agirlik parametresi, wij, uzunluk
parametresi, [ (i,j, k) vokselle kesisen belirli bir 1sin-uzunlugu ile yeniden

tanimlanirsa, asagidaki esitlik elde edilir. BOylece isin-toplami,
d=>">"31G.j.k)pd. j.k) (4.1)
i j k

p(i,j, k), voksel yogunlugudur vyani zayiflama Kkatsayisidir. Sekil 4.1’deki
illustrasyonda goraldigi gibi herhangi bir acida gelen 1sin N adet pixele sahip
1zgaray! iki farkli tip noktada keser. Bunlar dikey (koyu daireler) veya yatay (agtk

daireler) dogrularla kesisim noktalaridir.
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Sekil 4.1 : 1zgara tzerinde 1sinin aldigi mesafe ve parametrelerinin gosterimi.

Isinin pikseller ile kesisim noktalari kiimesi, dogrular ile kesisim noktalari kiimesinin
bir alt kiimesidir. Bu alt kiime 1sinin 1zgara tzerinde aldigi mesafenin her piksel icin
tanimlanabilmesini saglar. P1 noktasindan P2 noktasina tanimh bir 1sin esitlik
4.2’deki gibi ifade edilir.

X@)=X,+a(X,-X,),

Y(a):Y1+a(Y2 _Y1)1 (42)

Yukaridaki ifadede a parametresi parametrik kesisim degerleridir ve P1 noktasinda

0, P2 noktasinda 1’e esittir. Isinin pikselleri kestigi noktalar kiimesinin ¢6zima icin
(@08 ) deder araligindaki her dogruya ait parametrik kesisim degeri kiimesi

hesaplanir. Isinin ilgili pixel icinde aldigi mesafe parametrik deger kiimesindeki
ardisik iki nokta arasindaki mesafe kadardir. Birbirine dik ve esit aralikli paralel

dogrular esitlik 4.3’deki gibi ifade edilir.

24



Xiine (1) = Xjie @+ (i-Dd,  (i=1..,N,)

. . 3
Yine (1) = Yiine D+ (1 —1)d, (i=1...N)) @)

Esitlik 4.3’deki d,ve d, paralel dogrular arasi mesafeyi, ayni zamanda da pikselin

boyutlarini ifade eder. a_, ve a,, parametrik degerleri 1sinin izgaranin kenarlart ile

kesisim noktalarindan esitlik 4.2 ve 4.3 kullanilarak elde edilir.

a, D) =[X; - XI/(X, = X,), (X;=X)=0 (4.4)
a, (N, =X (N,) = X, J/(X, = X)),
Esitlik 4.4 a, (1) vea (N, ) degerleri icin de benzer sekilde yazilir.
a,» = max{0,minfa, (N,)],min[a, (1),a,(N,)I}
a e = Min{0, max[a, (N,)], max[a , (1),a,(N,)]} (4.5)

omax Ve amin araligr parametrik degere sahip olan 1sin ile kesisen dogrularin indisleri

esitlik 4.6 ile hesaplanir.
(X, =X,) =0 durumu igin,
i = Ny =[Xine (N) = (X5 = X ) = X, ]1d,
Lo =1+[ X, +a,,, (X, = X)— X, @]/d,
(X, =X,)<0 durumu igin,

imin = Nx_[X
e =1+[X, +a

(N) =8 (X, = X) = X, ]d,
min (X2 = X1) = X 1/, (4.6)

line

Yatay eksen indisleri de ( jmin, jmax) benzer sekilde yazilir. Parametrelerin indisler ile

iliskilendirilmis hali esitlik 4.7°deki gibidir.
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{ax}:{ax(imin)’""ax(imax)}; (xz_xl) >0

{ax}:{ax(imax)’""ax(imin)}; (X, =X,) <0,

ax(i) = [xline(i)_ Xl]/(XZ - Xl)
—a,(i-1)+[d, (X, - X,)] )

{a}icin ifadeler benzer sekilde yazilir.

{a,}.{a }kimeleri azalan siraya gore dizilir. Her kiimedeki her bir eleman isinin bir

dogru ile kesisimine aittir. Isinin pixellerle kesisim noktalari kiimesini bulmak icin

iki kiime tek kiimede birlestirilir.

{a}={a,.mergel{a, }.{a,}.a,.},
=@ (0)..a(m} “8)
Esitlik 4.8’de goruldigu gibi kiime (n+1) elemanlidir.
N = (o = Inin +1) + Unax = Jax 1) (4.9)

{a} kiimesinin ardisik iki elemani 1sinin belirli bir pixel ile kesisim noktalarini ifade
eder. m’inci ve m—1"inci iki parametrik deger icin uzunluk esitlik 4.10’deki gibi
hesaplanir:

I(m)=d,[a(m)-a(m-1)] (m=1..,n) (4.10)
d,, P1ve P2 noktalari arasindaki uzaklktir ve esitlik 4.11’daki gibi hesaplanir:

d, =[(X, = X)?+(Y,-Y,)°T" (4.11)
m’nci ve m-1’nci parametrik kesisim deg@erlerine sahip [i(m), j(m)]ile yeri
tanimlanan piksel iki kesisimin orta noktasini kapsayan konuma sahiptir. Bu bilgi
kullanilarak ilgili pikselin indisi esitlik 4.12 ve 4.13’deki gibi belirlenir.

I(m) =1+[X1 +& g (XZ - Xl) - Xline (1)]/dx’ (412)
J(m) =1+[Y1 +8g (Y2 _Yl) _Yline (1)]/dx’
a,, =[a(m-a(m-1)]/2 (4.13)

Radyolojik yol son olarak asagidaki gibi ifade edilir [2].

d= anl(m)r [i(m), j(m),k(m)] (4.14)

= dlzzn:[a (m)—a (m-D]r [i(m), j(m), k(m)]
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4.2 Cebirsel Geri Catim Teknigi

Cebirsel gericatim teknigi Gordon, Bender ve Herman tarafindan electron-
mikroskobik tarama ve X isini filmlemesinden 3 boyutlu nesnelerin geri ¢atimina bir

metod olarak 6nerilmistir [35].

Cebirsel geri catim teknigi, sinirh acida yeniden elde etme tekniklerindeki
problemlerde, tim 3 boyutlu imgenin olusturulmasi icin diizgiin dagilmis veya yeterli
sayida elde edilemeyen projeksiyonlarin olusturulmasinda kullanilan alternatif bir
yontemdir. Cebirsel geri catim teknigi, yinelemeli yontemlerin en sik kullanilanidir.

Diger yinelimeli yontemlere gore hizh bir yakinsama saglamaktadir [36-37].

Cebirsel geri ¢atim teknigi olcilen izdisim degderinin farkinin alinarak, elde edilen
fark degerinin izdisim yolu Uzerindeki o 1sina etki eden pikseller ve vokseller
arasinda belirli katsayilar ile dagitilmasi sonucu hesaplanir [38]. Hatanin belirli
oranlarda dagitiimasi islemi Siddon algoritmasi ile yapilmaktadir. Bu islem hata
miktari istenilen degere yakinsayana kadar yapilmaktadir.

X 1sin kaynag ve dedektor arasina konulan obje, fiziksel yapisina bagli olarak gecen
1sini farkl oranlarda sogurur. Dedektor tzerinde okunan degerler, 1sin yolu boyunca

sogurma degerlerinin cizgisel integralidir [39].

Cebirsel geri catim teknigi N tane hiicre igin 1zgara geometrisi temeline
dayanmaktadir. Isin toplami terimi, dontisim tabanli metotta ¢izgi integralinin
gerceklestirilmesiyle bulunur. Isin toplami p;, i tane 1SInIn toplanmasiyla elde edilir.

Asagidaki ifadeye bakarsak;

N .
=12,.. M
Sw f=p, =420 4.15
j:1 ] i p{ j:1,2,,_,,N ( )

wij, i tane ¢izgi integralinin j tane hiicreyi etkileyen agirlik parametresidir. fi, j
tane hdcre icin sabit yogunluk degeridir. M, toplam 1sin sayisidir. Klasik matris tersi

metodu yukaridaki esitligi cozmek icin M ve N dederi kiicuk ise kullanighidir.
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Sekil 4.2 : Agirhik matrisi wij’nin hesaplanmasi.

M ve N eger blylk degerlere sahip ise, iterative yontemler bu denklemi ¢ézmek icin

uygundur. Bu ilk olarak Kaczmarz tarafindan 6nerilen ‘projeksiyonlarin metotu’
yontemidir. Hesaplama adimlarini acarsak;

wllvl +wi2v2 + wil3v3 + ...+ wlNvN =pl
w21vl + w22v2 + w23v3 + ... + W2NVN = p2

w31vl + w32v2 + w33v3 + ... + W3NVN = p3

wM1vl + wM2v2 + wM3v3 + ... + WMNVN = pM

(4.16)
Hesaplama prosediiri, ilk tahmin degeri f© ile baslamaktadir. ilk dizlemde f©
projeksiyonu alindiktan sonra, f® degerini verir.

28



Baska bir deyisle f© icin elde edilen izdiisim degeri ile gercek izdiisim degeri
arasindaki fark geri yansitilarak f® degeri elde edilir. Daha sonra ikinci diizlemde
f® degerinin projeksiyonu alinir ve f® elde edilir. Boylelikle ilk tahmin degeri
giincellenerek devam eder. Bu prosedir formilize edilirse, f degerinin

projeksiyonu, i.diizlemde f® tane cikti verir.

N .
(= £ w,)

fj(i) — .I:j(i—l) + k=1 W.

=z

i=1,2,...M (4.17)

Esitlik 4.17°deki ifadeye gore kestirilen imgenin bir 6nceki degerine, ff“'l), hata
parametesi olan Affm eklenerek guincellenir. Hata parametesi M}“:' olcilen izdusim
degeri p; ve hesaplanan izdiisim degeri arasindaki fark Y ¥_, w3, degeri ile normalize
edilerek, her yinelemede kestirilen imgenin 6nceki degeri olan f}.“'l) tizerine eklenir.

Belirlenen maksimum yineleme sayisina ulasincaya kadar bu iterasyon devam
ettirilir [40].

4.3 Es Zamanli Cebirsel Geri Catim Teknigi

Es zamanl cebirsel geri ¢atim teknigi 1984 yilinda, cebirsel geri ¢atim tekniginin ve
es zamanli iteratif geri catim tekniginin buytk bir gelisimi olarak ortaya ¢cikmistir. Es
zamanli cebirsel geri catim teknigi ¢ok kullanigh bir iteratif yontem oldugunu
kanitlamaktadir.

Cebirsel geri catim tekniginin aksine, es zamanli geri catim tekniginde 1zgara
duzeltme islemi, 1sin 1sIn gincelleme yapmamaktadir. Burada giincelleme islemi,
belirli bir agida tim goruntu projeksiyonlari hesaplandiktan sonra piksel
guncellemesiyle yapiimaktadir.
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Bu metot, hesaplama yapilirken iyi bir geri ¢atim Gretebilmek icin sadece tek bir
iterasyona ihtiya¢ duymasindan dolay! hesaplama bakimindan biyik bir avantaj
saglamaktadir. Bu yaklasim da geleneksel cebirsel geri catim tekniginde olan birden

fazla iterasyon ihtiyaciyla zitlik olusturmaktadir.

Es zamanli iteratif geri catim teknigi ile kiyaslandiginda ise oldukca hizhdir ve
hesaplama suresinin uzun olmasi nedeniyle es zamanh geri catim teknigi

gelistirilmistir [41].

Es zamanh geri catim teknigi bilgisayarli tomografinin disinda da kullanim alanina
sahiptir. Ornegin, ultrason ve mikrodalga tomografinin isin izleme algoritmasi ve

gorunttndn geri catiminda kullaniimaktadir [42].

Es zamanl geri catim tekniginde Ozetle, bir iterasyon igin, birinci 1sinin normalize
edilmis hatasi hesaplanir ve bir duzeltme dizisinde saklanir. Daha sonra ikinci 1sinin
normalize edilmis hatasi bu duzeltme dizisine eklenir. Bu islem tim isinlar igin
gerceklestirilir. Duzeltme dizisi gorintu dizisine eklenir. Bu yontemin, sonuca
ART’den daha hizli yakinsamasi vardir ve SIRT gibi gurilti azaltma performansi

cok iyidir.

N
i-1
(pi _Z fk(I )'Wik)

k=1

2 W,
|
Wik
fj(i) — fj(i—l) + k=1

iZWik

(4.18)
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5. SONUCLAR

5.1 Amag ve Kullanilan Yoéntemler

Bu calismada, 1sin izleme algoritmasi olan Siddon algoritmasi baz alinarak cebirsel
geri catim teknigi (CGT) ve es zamanli cebirsel geri catim teknikleri (ECGT) ile elde
edilen 2 boyutlu geri catilan imgelerin kalite karsilastiriimasi yapilmistir. Yinelemeli
geri catim tekniklerinde 1sinlarin pikselleri kestikleri oran olan piksel agirlik degeri,
Siddon izdiisim algoritmasi ile belirlenmistir [2]. ikinci adimda, CGT ve ECGT
kullanilarak 2 boyutlu imgenin geri catimi yinelemeli olarak yapilmistir. Son olarak,

farkli agilar ve farkli projeksiyonlar icin elde edilen sonuclar karsilastiriimistir.

5.2 ilk Asama: Siddon Algoritmasi ile Radyolojik Yolun Hesaplanmasi

4. bolumde Siddon Algoritmasinin radyolojik yolu bulmak icin hesaplanmasi
gereken parametrelerin neler oldugu ve algoritmanin matematiksel ifadesine yer

verilmistir.

Bu bolumde, Siddon algoritmasinin tomosentez alaninda nasil uyarlandigi ve galisma

prensibi ile ilgili blok diyagramindan bahsedilecektir.

Esitlik 4.9’da tanimlanan kesisim uzunluklari, merkezi etrafinda dairesel ddnen
paralel 1sin demetindeki her bir 1sinin, her agidaki hali icin, rotasyon matrisi, R,
kullanilarak hesaplanmistir.

_ [cos(8) —sin(6)

~ [sin(8( cos(8) ¢ =[0,7] (5.1)

08 1sIn demetinin donme agisini ifade eder. Rotasyon matrisi ile 1sinlarin baslangi¢ ve
bitis noktalarinin 8 kadar donmeleri sonucunda elde edilen yeni lokasyonlari tayin

edilir ve yeni lokasyon bilgisi ile Siddon algoritmasi yeniden calistirilarak yeni
agirliklar tespit edilir.
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Basla

Parametrik Degerlerin Dizisinin Hesaplanmasi
(omax, Omin)

Indis Dizilerinin Hesaplanmasi
(imin,imax), (jmin,jmax)

Parametrik Setlerin Hesaplanmasi
((Xx, (Xy)

Setlerin Birlestirilmesi

(@)

Isinin Pikseller ile Kesisim Uzunlugunun Hesaplanmasi
I(m)

Piksel indislerinin Hesaplanmasi
i(m), j(m)

Dur

Sekil 5.1 : Radyolojik yol i¢in Siddon algoritmasinin blok diyagrami.

5.3 ikinci Asama: Cebirsel Geri Catim Tekniklerinin Uygulanmasi
Adim 1: istenilen goriinti degerlerinin ortalamasindan olusan bir gériintii sisteme ilk
tahmini gorinta olarak verilir.

Adim 2: Toplam 1sin teorisine gore, 1sin izleme algoritmasindan elde edilen agirlik

parametresini kullanarak (esitlik 4.15) ileri projeksiyon yontemi uygulanir.

Adim 3: Es zamanl geri catim teknigiyle elde edilen diizeltme dizisi ile goriintiinin

yogunluk degeri guncellenir.
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_ e(r,c)[LA(, j)/d,]
ZLAr,C)(L J)

r,c

AX (i, ]) (5.2)

Esitlik 5.2’de r ve ¢ sirasiyla 1sin ve acgi sirasini, e(r,c) sinogramlar arasi hata
degerlerini, LA(, J)/d bir isinin bir piksel ile kesisiminin ayni isinin gorintii

1zgarasi ile kesisimine oranini ve ZLA(r,c)(i’j) bir pikseli gegen tum isinlarin

kesisim uzunluklarini ifade eder.

Adim 4: Gincellenen goruntintn dogrulugu iterasyon basinda belirlenen durdurma

kriteri ile kontrol edilir.

Adim 2 ve 4, istenilen yakinsama degeri elde edilene kadar yinelenir. iterasyonun
nerede sonlanacagina karar veren durdurma kriteri (blok diyagramda belirtilen esik
degeri) fantomun ve kestirilen imgenin piksel degerleri arasindaki farkin toplam
karesel hata (SSE) degeridir.

SSE**! — SSEX
SSEX

>e (5.3)

Esitlik 5.3’teki SSE degeri ile belirlenen esik degeri iterasyon basinda belirlenen bir

deger altina distliglinde iterasyon sona erer.

Bu calismada CGT ve ECGT Sekil 5.2°deki akis diyagrami dogrultusunda

uygulanmistir.
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X=Tahmini Goruntu

Yi= lleri Projeksiyon

Hayir

Yf= Fantomun IY-Yip> ¢

ileri Projeksiyonu X=Duzeltilmis Gorlntu

Evet

e=Yf-Yi

_ e(r,c)[LA(, j)/d,]
ZLAF,C)(L J)

r,c

AX (I, J)

X= X+AX(i, j)

Sekil 5.2 : Geri ¢atim teknikleri icin akis diyagrami.

5.4 Uglincti Asama: Sonuglarin Karsilastiriimasi

Sonuglar Shepp Logan fantomu ile elde edilmistir [43]. Fantomlara gurulti
eklemeden hesaplamalar yapiimistir. Algoritmalar MATLAB ortaminda yazilmistir.

Shepp Logan fantomu 64x64’luk bir matriste ve 2 boyutlu olarak secilmistir.
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Sekil 5.3 : Shepp Logan fantomu.

Cebirsel geri catim teknigi ve es zamanli cebirsel geri catim teknigi ile elde edilen
sonuclar arasindaki kiyaslamalar farkl aci ve sabit projeksiyon, sabit a¢i ve farkh
projeksiyonlardan olusan gorintiler ile Ortalama Karesel Hatanin Karekoki
(RMSE-Root Mean Square Error), Yapisal Benzerlik Ortalamasi (MSSIM-Mean
Structural Similarity) ve Kontrast Guralti Orani (CNR-Contrast to Noise Ratio)

parametreleri baz alinarak gosterilmistir.
5.4.1 Farkli agi-sabit projeksiyon igin sonuclarin karsilastiriimasi

Sabit projeksiyon sayisinda farkli aci araliklarina (30, 45, 90 120 ve 180 derecelerde)
ait tarama 20 projeksiyon icin elde edilen geri catilmis gorunti sonuclari Cizelge

5.1°de verilmistir.

RMSE degeri, f; orjinal goriintiiden f;*¢geri catilmis gériintii gikarilarak, elde edilen
farkin karesinin ortalamasinin karekokd alinarak hesaplanmaktadir. n, goruntudeki
toplam piksel sayisidir.

RMSE =

n L fFitesz
ZI:l(f;I f[ ) (54)
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Cizelge 5.1 : Farkli agilarda 20 projeksiyon icin geri ¢atilan gorinti sonuclari.

Aci Degerleri CGT ECGT
30 derece
RMSE=0,1564 RMSE=0,1567
45 derece
90 derece
120 derece
180 derece
RMSE=0,0298 RMSE=0,0299

Cebirsel geri ¢atim teknigi ve es zamanl cebirsel geri ¢atim teknigi algoritmalari ile
elde edilen sonuclarin 20 projeksiyon ve 30/45/90/120/180 dereceler icin RMSE
grafiginin bir arada gosterimi, hangi acida hangi iterasyonda sonlandigini analiz
edebilmek acisindan kolaylik saglamaktadir. Sekil 5.4°te cebirsel geri catim teknigi,
Sekil 5.5°te es zamanli geri ¢atim teknigi icin durdurma kriterine ulasincaya kadar ki

iterasyon sayisi ve acl de@erleri icin sonuclar yer almaktadir.
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Sekil 5.4 : CGT ile farkli ag1-20 projeksiyon igin iterasyon sayisi ve RMSE.
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Sekil 5.5 : ECGT icin farkli ac1-20 projeksiyon icin iterasyon sayisi ve RMSE.
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RMSE sonuglari incelendiginde, projeksiyon sayisi sabit tutularak a¢i aralig
arttinlldiginda  RMSE  de@erinde azalma go6zlemlenmektedir. Hatanin, aginin
arttirtimasi ile azalmasi, orjinal gorintlye yakin bir gorinti elde edildigini anlamina

gelmektedir.

MSSIM parametresi ise orjinal gorintu ile geri ¢atilmis goruntt arasindaki yapisal
benzerligi bulmak igin kullanilan bir kiyaslama parametresidir. Gorunti kalitesini
degerlendirmek icin kullanilan geleneksel metriklere dnerilen yeni bir yaklasimdir.
Yapisal benzerlik indeksinin, SSIM (Structural Similarity Index), elde edilip
ortalamasinin alinmasi esasina dayanmaktadir. Kiyaslama yapilacak iki gortnti igin
ortalama hesabi yapilir. Her gorinti igin standart sapmalar hesaplanir. Kontrast ve
parlaklik kiyaslamasi yapilir. Olgim sistemi, parlaklik, kontrast ve yapi
kiyaslamalarinin  kombinasyonunu icermektedir [46]. Mukemmel bir yapisal
benzerlik var ise MSSIM degeri 1 olmalidir. Cunku aslinda simetrik bir élgimdur.
Herhangi iki sinyalin bir benzerlik 6l¢timi olarak distuntlebilir. Sonuglarin 1’e yakin
bir deger vermesi, orijinal gorinti ile gericatilan gorinti arasinda yapi bakimindan

biylk bir 6rtisme oldugunu goéstermektedir.

MSSIM(X, Y) = — M SSIM(Xj, Yj) (5.5)

Burada X orjinal gorintl, Yise geri catilmis gorintudir. Xjve Yj, j.lokal
penceredeki gorntlndn icerigidir. M ise goruntideki lokal pencereierin sayisidir.
Cizelge 5.2°de farkh acilarda projeksiyon sayisi sabit iken elde edilen MSSIM
degerleri verilmektedir. DeQerler arasinda CGT ve ECGT yontemi icin ¢ok kiguk

farkhihklar vardir ve asagidaki ¢izelgede yuvarlanmis hali mevcuttur.

Cizelge 5.2 : Farkl acilarda 20 projeksiyon icin MSSIM degerleri.

ACI
30 derece 45 derece 90 derece 120 derece 180 derece

MSSIM
CGT 0,998838 0,998987 0,999592 0,999834 0,999957

ECGT 0,998833 0,998985 0,999591 0,999833 0,999956

38



=30 derece
— 45 derece
1.0005 | |
= 90 derece
120 derece
— 180 derece
1+ sl
e u X 1917
X: 1480 Y: 1
E o e — - J— '\I,": DEEEB - ,_.
T X: 1578
= i W 1272 Y 0.99596
Y 0.999
0.999 - = |
/——————_ ||
,-//_— X 924
0.9985 | Y 0.9988 |
0.998

| | | | | | | | |
200 400 600 800 1000 1200 1400 1600 1800 2000
iterasyon sayisi

Sekil 5.6 : CGT ile farkli agi-sabit projeksiyon i¢cin MSSIM grafikleri.
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Sekil 5.7 : ECGT ile farkh agi-sabit projeksiyon i¢cin MSSIM grafikleri.

39



Sekil 5.6 ve 5.7°de cebirsel ve es zamanli cebirsel tekniklerinin farkl agilarda-sabit
projeksiyon altinda MSSIM parametresi agisindan Cizelge 5.2°de de goruldigu gibi
birbirine ¢ok yakin sonuglar verdigi gozlemlenmektedir. Bu agidan yontem buyik
farkhihklar icermemektedir. Clnkd MSSIM goérintiler icin yapisal kiyaslama
yapmamizi saglamaktadir. Her iki yontem ile elde edilen geri catilmis gorintilerin
yap! bakimindan birbirine benzemesi beklenilen bir davranistir.

Kontrast guriltt oram1  (CNR-Contrast to Noise Ratio) goruntu isleme

uygulamalarinda sik¢a kullamlmaktadir. Burada f€,geri catilan goriintinin
ortalama degerinden fbg“e, geri ¢atilan gorunttnlin arka planinin ortalama dejerini
cikarip, fbg“e,yine geri catilan goruntinun arka plan degeri ile f,g4, orjinal
gorintinun arka plani arasindaki farkin standart sapmasina bolumu ile elde
edilmektedir. Cizelge 5.3’te farkh acilarda ve sabit projeksiyonda cekilen
goruntilerin CNR sonuglari yer almaktadur.

'—T(fbg“e ~fbg)

CNR® = (5.6)

Cizelge 5.3 : Farkh acilarda 20 projeksiyon icin CNR degerleri.

ACI
¢ 30 derece 45 derece 90 derece 120 derece 180 derece
CNR
CGT 0,034 0,032 0,038 0,044 0,047
ECGT 0,034 0,032 0,038 0,044 0,047

Sonucglara bakildiginda, aci araligi arttikca CNR degerinde de bir artis
g6zlemlenmektedir. Bu da sabit projeksiyon altinda tarama agisinin arahgi attirildig
zaman kontast gdraltd oraninin arttigint yani geri catilan gorintinin orijinal

gorlntiye yaklastigini gostermektedir.
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Sekil 5.8 : CGT ile farkli agilarda 20 projeksiyon icin CNR grafigi.
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Sekil 5.9 : ECGT ile farkl acilarda 20 projeksiyon i¢in CNR grafigi.
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5.4.2 Sabit agi-farkli projeksiyon i¢in sonuclarin karsilastiriimasi

Bir baska senaryo, aci arali§i sabitlenerek, ©rnegin 120 derecede farkl

projeksiyonlar aldigimizda sonuclarin RMSE, MSSIM ve CNR parametrelerinin

degerlendirilmesidir. Cizelge 5.4’te geri ¢alisan goriinti sonuclari yer almaktadir.
Cizelge 5.4 : 120 derecede farkl projeksiyonlar icin geri ¢atilan géruntu sonuglari.

Projeksiyon Degerleri

10

30

50

100

150

RMSE=0,0174 RMSE=0,0175

Cizelge 5.4’e bakildiginda sabit aci altinda, projeksiyon sayisi arttirildigr zaman
RMSE degerinde azalma gdzlemlenmektedir. Bu bilgi, projeksiyon sayisinin artmasi
ile geri gatilan gorintunin orijinal gérintuye yaklastigini, iki gorunti arasindaki hata
oraninin azaldigini goéstermektedir. Sekil 5.10 ve 5.11°de sabit aci altinda artan

projeksiyon sayisi ile orantili olarak RMSE degerindeki disls gozlemlenmektedir.
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Sekil 5.10 : CGT ile 120°°de farkl projeksiyonlar igin iterasyon sayisi ve RMSE.
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Sekil 5.11 : ECGT ile 120°°de farkh projeksiyonlar igin iterasyon sayisi ve RMSE.
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Sekil 5.12 : CGT ile 120°°de farkh projeksiyonlar i¢cin MSSIM grafikleri.

1.0015 T T | T
1.001 - 7
il X: 1251 ik i ?42 i
1 ¥ I].EE'E'? ) =i - -
—— =
—— - X 24T
0.9995 = X: 1692 w4
Y 0.99597
0.999 - .
0.9985 - .
— 10 projeksiyon
0.998 |- | = 30 projeksiyon 1
I 50 projeksiyon
0.9975 100 projeksiyon .
— 150 projeksiyon
0.997 : : ' '
500 1000 1500 2000 2500

iterasyon sayisi

Sekil 5.13 : ECGT ile 120°°de farkli projeksiyonlar icin MSSIM grafikleri.
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Cizelge 5.5 : 120 derecede farkli projeksiyonlar icin MSSIM degerleri.

Projeksiyon

10 30 50 100 150
rojeksiyon rojeksiyon rojeksiyon rojeksiyon rojeksiyon

MSSIM projexsty Projeksiy: Projeksiy: projexsty projexsty
CGT 0,999666 0,999876 0,999952 0,999982 0,999986
ECGT 0,999664 0,999875 0,999951 0,999981 0,999986

Cizelge 5.5°te yer alan MSSIM degerleri yuvarlanmis degerleridir. Ornegin 10
projeksiyon icin CGT ile elde edilen MSSIM degeri 0,999666 iken 150
projeksiyonda bu deger 0,999886 olmaktadir. Ayni yaklasim ECGT yonteminde 10
projeksiyon icin MSSIM degeri 0,999664 iken 150 projeksiyonda bu deger 0,999886
olmaktadir. Bu sonuclar, sabit a¢i araliginda alinan projeksiyon sayisi arttirilirsa,
sonuglarin yapisal benzerliginin arttigini gostermektedir. Bu bilgi, geri c¢atilan
goruntinin daha fazla projeksiyon sayisi altinda orijinal gorintiiye yakin sonuglar

verdigi anlamina gelir.

Sekil 5.14 ve 5.15°teki grafiklerde sabit ag¢i altinda alinan projeksiyon sayisi
arttirlldigr zaman kontrast guraltt oraninin da arttigi gézlemlenmektedir. Denklem
5.6’daki CNR hesabinin aciklamasindan da anlasildigi tizere, geri ¢atilan gérintinin
orijinal goruntiye vyaklastigi, daha Kkaliteli bir gorintinin ortaya ciktigi

gorilmektedir.

Cizelge 5.6 : 120 derecede farkli projeksiyonlar icin CNR degerleri.

Projeksiyon 10 30 50 100 150
CNR projeksiyon  projeksiyon projeksiyon projeksiyon  projeksiyon
CGT 0,042 0,045 0,046 0,046 0,047
ECGT 0,043 0,045 0,046 0,046 0,047
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Sekil 5.14 : CGT igin 120°°de farkli projeksiyonlarda CNR grafikleri.
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Sekil 5.15 : ECGT igin 120°°de farkli projeksiyonlarda CNR grafikleri.
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Senaryolar karsilastirlldiginda, ac¢i araligi degistirilerek projeksiyon sayisinin
sabitlenmesi ile sabit agi araliginda farkl projeksiyon sayilari ile geri catim
tekniklerinin uygulanmasi RMSE, MSSIM ve CNR bakimindan ¢ok buyuk farklar
yaratmamistir. Ornedin ayni kosullarda CGT yonteminde ECGT’ye gére MSSIM
degerlerinin daha blyuk ¢iktigr gdzlenmistir. Bir diger degerlendirme de sabit acl
arahiginda, 6rnegin burada oldugu gibi 120°’lik bir tarama agisinda projeksiyon sayisi
arttikca daha yiksek MSSIM degerlerine ulasiimasidir. Clnki ¢ok kiiglk bir tarama
acisi araliginda yeterli veri toplanamaktadir. Burada amag tomosentezin sinirli aci
problemine ¢6zim getirmek oldugu icin, en optimum aci araligi ve projeksiyon
sayisinin belirlenmesi ve miimkun olan en az dozda en iyi gorinti sonuclarinin elde
edilmesidir. Bir diger 6nemli kistas ise cebirsel geri catim tekniginin mi es zamanli
cebirsel geri ¢atim tekniginin mi daha hizli sonug verdigidir. Degerler birbirine yakin
cikmaktadir fakat es zamanli cebirsel geri ¢atim tekniginde CGT’deki gibi 1sin 15In
glincelleme yapilmadigi igin daha hizli iterasyon sonucu vermektedir. Cizelge 5.7°de
algoritmalarin iterasyon sayilari ve uygulanan senaryolar icin iterasyon suresi yer

almaktadir.

Cizelge 5.7 : CGT ile ECGT igin iterasyon sayilari ve iterasyon sureleri.

20 PROJEKSIYON 1200°
300 45°  9Q° 120° 180° | 10 30 50 100 150
iterasyon | 924 1272 1587 1480 1917 | 1747 1256 1641 2251 2471
sayIsli
|_
o -
© iterasyon | 0,45 0,46 057 061 074|038 1,17 150 1,70 2,08
suresi Sh SN Sh sh SN sh Sh SN sh SN
iterasyon | 914 1277 1607 1488 1930 | 1692 1253 1625 2242 2471
sayIsl
|_
3
w| jterasyon | 0,34 0,39 042 054 063|022 043 077 0,83 1,03
suresi Sh SN Sh sh SN sh Sh SN sh SN
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6. TARTISMA VE ONERILER

Meme kanseri nedeni ile 6lumlerin azaltilmasinda hastaligin erken teshis edilmesi
onemlidir. Memenin vyapisi nedeniyle tiimorun erken evrede algilanmasi
sinirlanmaktadir. Tomosentez gorintileme ilgili alana odaklanabilmesi ve dlsik
radyasyon dozu ile kaliteli gorintiler elde edebilmesiyle meme kanseri teshisinde
populer olmustur. Tomosentez ile gorintl elde etme uygulamalarinda geri ¢atim
yontemleri kullaniimaktadir. Tezimde Siddon’un bilinen 1sin izleme algoritmasi
kullanilarak, iteratif yaklasimla cebirsel gericatim ve es zamanli cebirsel geri ¢atim
teknikleri uygulanmis olup, sonuclar RMSE, MSSIM, CNR parametreleri baz
alinarak kiyaslanmistir. Burada RMSE degerindeki azalma ve CNR degerindeki
artma geri catilan goruntinin kalitesinin iyilestigini gostermektedir. MSSIM degeri
orjinal gorintl ile gericatilan gorintl arasindaki yapisal benzerligi ifade etmektedir.
Iterasyonlarin siiresi cebirsel geri catim teknigi ile ok farkli olmamakla beraber es
zamanli geri catim tekniginin daha hizli sonug verdigini gostermektedir. Oneri
olarak, algoritmalarin gelistirilmesi ve cebirsel geri catim teknigine ek olarak toplam
degisimin en kucuklenmesi gibi yontemlerin uygulanmasi ile daha kaliteli, daha hizl
sonuclar elde edilebilir. Ayni zamanda algoritmalar 3 boyutlu gorintileme

uygulamalari icin genisletilmelidir.
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